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Anotace 
Porézní materiály pro tkáňové inženýrství jsou novou skupinou materiálů, ktré poskytují 
některé unikátní vlastnosti, zejména bioaktivitu, biodegradabilitu a osteokonduktivitu. 
Keramické porézní struktury pro náhrady kostí, jak se ukazuje, vykazují značný potenciál pro 
aplikace v medicínské praxi. Bioaktivní prekurzory vykazují velice slibné výsledky při 
napomáhání hojení kostí, jako výplně kostí a taky jako jejich náhrady. Nejsou zatím však dost 
mechanicky kompetentní, aby mohly přenášet zatížení, takže jsou využívány pouze pro 
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pojednáno o mechanických vlastnostech, jejich predikci a zkoušení. 
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Porous materials for tissue engineering are novel group of materials. They provide some 
unique properties, namely bioactivity, biodegradability and osteoconductivity. Ceramics 
porous structure for bone substitutes have considerable potential for applications in medical 
surgery. But they have poor mechanical properties. Hence they are used for low bearing 
applications. Those are the reasons for extensive investigation of these materials, mainly in 
the last few years. Lots of production procedures exist, which leads to production of foams 
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1. Úvod  
Keramické materiály jsou dlouhou dobu známé a velmi rozšířené, díky svým 
specifickým vlastnostem. Navzdory rovněž dobře známým nedostatkům, které jsou spojeny 
především s jejich křehkostí, jsou využívány díky jejich výborné chemické odolnosti 
a inertnosti, elektrické a tepelné izolaci, významná je též tvrdost, otěruvzdornost, stálá 
hodnota pevnosti za vysokých teplot atd. Běžným lidem méně známá, je jistě keramika ve své 
porézní formě, ačkoli je již dnes v technických oborech používaná naprosto běžně, v první 
řadě na různé filtry pro vysokoteplotní aplikace. 
Pěnové keramické bioaktivní materiály jsou poměrně novou skupinou materiálů. Jejich 
vlastnosti jsou vskutku unikátní a jejich využití spadá do oboru kostního tkáňového 
inženýrství. Tento interdisciplinární obor přináší nová nadějná řešení při léčbě kostí a vývoji 
jejich náhrad, mimo jiné, z porézních bioaktivních keramik. Tyto biomateriály však sebou 
stále nesou nevýhody keramik – křehkost, malou pružnost, a nejen při vysoké pórovitosti, 
malou pevnost. Proto v dnešní době nacházejí uplatnění pouze v nízkozátěžových aplikacích. 
Toto je jistě hlavní podnět pro značný rozvoj v této oblasti v posledních letech. Množství 
metod přípravy za použití různých materiálů má za úkol vyrobit medicínsky a mechanicky 
kompetentní náhradu spongiózní kosti. 
 
1.1. Biomateriály 
V lékařství jsou pro různé náhrady tkání logickou cestou biologické materiály [1]. Jde 
o různé transplantáty, ať už pocházející od druhé osoby – dárce – nebo se jedná o vlastní tkáň, 
např. kostní štěp odebraný z místa, kde tento zákrok nenaruší pevnost (např. z lopatky kyčelní 
nebo žebra). V tomto případě je však zřejmé, že je náhrada limitována množstvím odebrané 
tkáně. V případě dárcovství k tomu přibývá možnost negativní imunitní reakce organismu na 
cizí tkáň. Nabízí se tedy druhá možná cesta – použití umělých materiálů. Tyto materiály musí 
být biokompatibilní, to znamená, že musí být pro tělo netoxické a taktéž nesmí vyvolávat 
imunitní ochrannou reakci [2], což by znamenalo odmítnutí, tedy nevhojení implantátu. 
Biokompatibilní materiály mohou být dále bioaktivní nebo bioinertní.  
 
a) inertní biomateriály (biotolerantní) – Tedy materiály, které se v těle chovají netečně. 
Tělo by se proti němu nemělo bránit imunitní reakcí a při použití jako implantát jej 
ochotně obrůst. Nevzniká však přímá vazba mezi implantátem a živou tkání (v praxi 
jen jakési vazivové pouzdro) [1]. V klinické praxi jde zejména o hutné materiály, 
které slouží často jako totální endoprotézy, umožňující přenos zatížení. Jsou to např. 
kovy, keramiky, polymery či kompozity, kde jsou důležité navíc pevnostní 
a tribologické vlastnosti a odolnost proti otěru [2,3]. 
 
b) bioaktivní materiály – mají schopnost pojit se prostřednictvím pevné chemické 
vazby přímo s kostní tkání [3-4]. Jsou používány na nízkozátěžové aplikace např. 
jako povlaky bioinertních náhrad pro zlepšení jejich fixace nebo jako kostní štěpy 
a výplně kvůli jejich výborné osteokonduktivitě (hydroxiapatit – HA, bioaktivní skla 
a sklokeramiky) [1,2]  
 
c) biodegradovatelné (resorbovatelné) materiály – jsou bioaktivní, navíc však mají 
schopnost v prostředí lidského těla zdegradovat. Mají tedy sloužit jenom dočasně 
jako opora do obnovení vlastní tkáně a poté se pomalu rozpustit. Jsou přírodní např. 
na bázi polysacharidů nebo proteinů nebo syntetické polymery PLA, PGA anebo 
trikalciumfosfát (TCP) pod.[2, 5].  
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1.2. Vysoce porézní bioaktivní pěnové materiály 
V sedmdesátých letech dvacátého století se – v souvislosti s vietnamským konfliktem, 
kdy neschopnost léčby rozsáhlých zranění končetin vedla k nutnosti řady amputací – volalo 
po zlepšení léčby kostních tkání. Jako reakci na tuto výzvu vedl Prof. Larry Henche výzkum, 
při němž bylo objeveno, že jistý druh skla vykazuje výbornou biokompatibilitu a dokonce se 
je schopen spojit v těle s kostí prostřednictvím na povrhu vznikající vrstvy Hydroxyapatitu 
(HA), což je výsledkem reakce skla v tělním prostředí nebo umělé tělní tekutině. Tomuto 
materiálu se začalo později říkat bioaktivní sklo a vlastnosti tvořit na povrchu HA vrstvu 
bioaktivita [5]. 
Pokusy uměle vyrobit materiál, jenž by napodoboval minerální strukturu kosti probíhaly 
již řadu let s vědomím, že příroda bývá zřídkakdy úspěšně reprodukována. Trabekularní kost 
je přírodní kompozit z kolagenových vláken a porézního kostního minerálu (55-70 % 
propojené pórovitosti), apatitu s obsahem uhlíku, podobný syntetickému hydroxyapatitu (HA) 
Ca10(PO4)6(OH)2 [6]. Podíl apatitu je cca. 60 procent. Proto jsou pro kostní substituce 
a opravy kosí v současnosti nejběžněji používané kalcium fosfátové keramiky (v porézní 
i hutné formě), které mají složení velmi podobné tomuto přírodnímu HA (např. uměle 
připravený krystalický HA, trikalcium fosfát (TCP) apod.) [7] a dále pak bioaktivní skla, 
založená na křemičitano-vápenatém základě (např. 45S5 Bioglass® se složením 45% SiO2, 
24,5% CaO, 24,5 mol% Na2O a 6% P2O5, [3] používané jsou také 58S Bioglass®, S70C30 
Bioglass® a pod.) [4].  
V posledních letech se však značně rozvíjí výzkum v oblasti vysoce porézních 
biokompatibilních a bioaktivních pěnových materiálů, které zejména v tkáňovém inženýrství 
přislibují jejich velmi dobré využití především při léčbě kostí jako jejich náhrady [8-9]. 
Bývají to buďto polymerové kompozitní materiály, kde nosnou částí je biodegradabilní nebo 
bioresorbovatelný materiál (často polymer) s příměsí nebo povlakem bioaktivního materiálu 
(většinou bioskla, fosfátů, sulfátů) nebo to jsou keramické pěnové struktury [5]. Cílem je 
vytvořit umělý skelet, který by se svou morfologií i mechanickými vlastnostmi podobal 
spongiózní kosti. Mohl by tak sloužit jako dočasná opora, která by kromě přenášení zatížení 
poskytovala díky svému chemickému složení i „živnou půdu“ a oporu pro vytvoření nové 
kosti. Ta by měla růst místně na úkor skeletu, který by měl postupně degradovat, aby růst 
umožnil. Po skončení bioaktivních a biodegradačních procesů by tedy na místě, kde byl 
voperován pěnový skelet zůstala samotná zdravá kost [4]. 
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2. Výroba 
Pěny obecně, se vyrábějí z různých materiálů a s různou morfologií. Záleží na 
požadovaných užitných vlastnostech. Pro použití v tkáňovém inženýrství jsou požadavky na 
ideální prekurzor následující: [4-5, 9] 
a) Třídimenzionální vysoce porézní struktura s dobrou propojeností pórů, umožňující 
přepravu buněk, buněčný růst, přívod živin a odvod nepotřebných látek a nečistot. 
(potřebná pórovitost >90% a velikost pórů >100µm [5], podle jiných zdrojů 
>400-500 µm [4,13]) 
b) výborná osteokonduktivita 
c) Biokompatibilní a bioresobovatelné složení s řízenou rychlostí degradace (rychlost 
degradace musí přibližně odpovídat rychlosti růstu tkáně). 
d) Vhodné chemické složení povrchu pro uchycení, šíření a diferenciaci buněk. 
e) Mechanické vlastnosti odpovídající vlastnostem tkáně v místě implantace. 
f) Další důležitou vlastností je jistě komerční potenciál. 
 
Ideální struktura se však může lišit v závislosti na místních podmínkách použití. 
Potřebná škála vlastností tedy vede k možnostem různých technik přípravy (a naopak). 
 
2.1. Replikační technika 
(Replication technique) 
 
Tato technologie se zdá být nejpopulárnější metodou výroby pro získání keramické 
pěny s otevřenou strukturou, patentovaná Schwartzwalderem a Somersem v roce 1963 [11]. 
Jde o jeden z nejstarších přístupů založený na replikaci polymerové pěny [10]. Ta slouží 
pouze jako šablona, která se namočí do předem připravené keramické suspenze, kterou pěna 
absorbuje. Po vytažení se přebytečná suspenze vymačká a zůstane pěna s původní porézní 
strukturou, ale impregnovaná. Poté se usuší a následně se vypálením v peci polymerová pěna 
odstraní a keramika slinuje. Proces je znázorněn blokově (obr. 1)[4]. 
 
Velmi důležitou složkou procesu je použití vhodné pěny. Ta se musí po namočení 
a vyždímání zase zpět vyrovnat a mít pokud možno konstantní strukturu, pro zajištění velice 
důležité reprodukovatelnosti procesu, na jehož konci bude při zachování stejných podmínek 
keramická pěna o stejných vlastnostech. Rozhodující je samozřejmě výběr struktury šablony 
jako takové, protože výsledná keramická pěna je přesnou replikou originálu. (Obr. 2) 
Variacemi v tomto postupu mohou být: příprava různé suspenze, tedy hmotnostní podíl 
prášku, druh použitého prášku, jeho jemnost a složení roztoku do kterého je přidán. 
 
Jde o jednoduchou, levnou techniku, umožňující produkci pěny s rozličnou velikostí 
pórů a stupněm pórovitosti přesně dle potřeby [12]. Vyrobená struktura je nejvíce podobná 
struktuře spongiózní kosti ze všech metod výroby pěnových matric. Proto je zde dosahováno 
prakticky všech nezbytných vlastností, alespoň co se tvaru týče, pro ideální matrici (scaffold). 
Otevřená, vysoce porézní struktura s dostatečnou velikostí pórů a jejich propojeností, 
zaručující přepravu buněk, transport živin a odvod nečistot [4].  
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Obr. 1 Blokové schéma výroby keramické pěny replikařní technikou.[10] 
 
Nevýhody spočívají především v nízké hodnotě pevnosti, která samozřejmě klesá se 
zvyšující se pórovitostí [10]. To je jistě problém obecný, nikoli jen této metody. Zde jsou 
navíc možnou nevýhodou především, typicky triangulární, dutiny (obr. 3) nebo uhlíkové 
zbytky uvnitř podpěr struktury jako výsledek pyrolýzy polymerového skeletu. Tyto 
charakteristické defekty působí kriticky na mechanické vlastnosti [11]. Především díky ostré 
hraně dutiny (jež působí jako koncentrátor napětí) vznikají trhliny, které se zpravidla rozšíří 
po celé délce podpěry. Negativní důsledky může mít i přítomnost toxických plynů 
uvolňovaných při spalování polymerové pěny [10]. 
 
 
 
 Obr. 2 Struktura pěny z kalcium fosfátové 
keramiky, vyrobené replikační technikou 
[4]. 
 
 
Obr. 3 Dutina v podpěře ve slinované keramické pěně na bázi 
bioglass® [4]. 
 
Metoda se ovšem stále vyvíjí. Nadějné výsledky přináší např. takto připravená 
sklokeramika na bázi 45S5 Bioglass®, při optimálním procesu slinování. [4]. Velmi jemná 
struktura prášku má také kladný vliv na mechanické vlastnosti [13]. Dále bylo zjištěno, že 
pevnost v tlaku je závislá na velikosti buněk struktury. Se zvětšující se velikostí buněk 
Příprava keramické suspenze Pojivo 
Namočení vybrané pěny do suspenze 
Keramický prášek 
Odstranění nadbytečné suspenze 
Vypálení pěny 
Sušení 
Slinování 
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tlaková pevnost všeobecně klesá, při přibližně stejné porezitě pěny [12]. Další cestou ke 
zvýšení pevnosti může být použití keramické matrice z Al2O3, vyrobené touto metodou, která 
je pouze povlakována bioaktivním materiálem, např. fosforečnanem vápenatým [7]. 
 
2.2. Vypěňování 
(Foaming technique) 
 
Vedle replikační techniky je dalším nejpoužívanějším způsobem výroby bioaktivních 
pěnových materiálů vypěňování. Všeobecně lze říci, že při výrobě pěnových keramických 
materiálů touto metodou lze dosáhnout vyšší pevnosti dané morfologií pěny, na druhou stranu 
je struktura méně otevřená [14]. Vypěňovacích technik je obecně několik. Na začátku je vždy 
příprava vhodné vodní suspenze obsahující jemný keramický prášek a další přísady jako 
pojiva, vypěňovací činidla a stabilizátory, aby bylo možno vytvořenou pěnu vysušit 
a slinovat. Samotný vypěňovací proces může být proveden mechanickým míšením, vháněním 
plynu nebo vyvinutím plynu in-situ [10]. 
Pro bioaplikace se nejvíce rozšířila metoda vyvinutí pěny v mixéru nebo šlehači, 
podobně jako se to děje v potravinářském průmyslu při výrobě sněhu z vaječných bílků. Po 
našlehání bylo nutné pěnu stabilizovat, aby nedošlo ke zhroucení struktury před vysušením. 
Na druhou stranu, aby vznikla otevřená struktura, musela být stabilizace časově omezena. 
Používaly se tedy jeden krátkodobý a jeden dlouhodobý stabilizátor, aby se dosáhlo 
kompromisu mezi otevřeností struktury a její pevností po vysušení a slinování. Vylepšení této 
metody bylo dosaženo přidáním monomeru do počáteční suspenze, jenž poté následnou 
polymerací stabilizuje našlehanou pěnu a zároveň přispívá k interkonektivitě pórů. Takto 
upravený proces je pro keramické pěny v současnosti nejpoužívanější [10]. Proces je blokově 
znázorněn (obr. 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Obr. 4 Blokové schéma výroby keramické pěny vypěněním s použitím polymerizace (Gel casting).[10] 
 
Postup výroby tedy probíhá tak, že se vybraný keramický prášek dobře rozmíchá 
v deionizované vodě obsahující dispergovadlo, další vhodné přísady a předpřipravený roztok 
organického monomeru. Potom se do suspenze přidá vypěňovací činidlo, jehož množství 
závisí na viskozitě suspenze a požadované výsledné hustotě pěny. Následuje našlehání pěny, 
Keramický prášek, organické 
monomery, voda, dispergovadlo 
Keramická suspenze 
Vypěňovací činidlo 
Vypěnění 
Polymerace 
Iniciátor a katalyzátor 
polymerizace 
Vyjmutí z formy 
Sušení a slinování 
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dále přidání iniciátoru a katalyzátoru polymerizace a odlití zpěněné suspenze do formy před 
začátkem polymerizace. Tato doba, tedy mezi přidáním iniciátoru a samotným počátkem 
polymerizace je důležitým faktorem, který lze celkem jednoduše vypozorovat a ovlivnit např. 
variacemi množství iniciátoru a katalyzátoru, ale hraje zde roli i teplota, pH a pod. 
Polymerizace vytvoří silně zesíťovanou strukturu polymer-vodního gelu, čehož důsledkem je 
propojená, porézní a stabilní struktura. Následuje vysušení a poté slinování, při kterém se 
polymer kontrolovaně vypálí [10, 11]. 
 
 
Obr. 5 Struktura pěny z Al2O3 vytvořené gel-casting metodou se 70% pórovitostí [10]. 
 
Oproti předchozí metodě lze takto získat pěnu s dobrými mechanickými vlastnostmi, 
minimálními vnitřními defekty (obr. 5) a pórovitostí až kolem 90%. Velikost pórů (a také 
pórovitost) lze přitom upravit dle potřeby přizpůsobením procesu, např. úpravou viskozity 
výchozí suspenze spolu s dobou a rychlostí míchání, apod. [10]. 
Největší nevýhodou ovšem zůstává malá propojenost pórů a také nerovnoměrné rozložení 
velikostí pórů [14]. 
 
2.3. Další techniky výroby  
Různých možností jak vyrobit keramickou 3D porézní strukturu je jistě mnoho. Jak již 
bylo zmíněno, vývoj v této oblasti zažívá v posledních letech poměrně značného rozmachu. 
V předchozích kapitolách byly popsány nejrozšířenější techniky výroby, v následujících 
kapitolách bude stručně pojednáno o metodách výroby, které se používají jen okrajově. 
 
2.3.1. Technologie Rapid prototyping 
(nazývané též Solid free form fabrication techniques - SFFT) 
 
Jsou jednou z cest k vytvoření ideálního skeletu. Jde ale o výrobu kompozitu 
obsahujícího bioaktivní keramickou fázi. Technologie Rapid prototyping (RP) umožňují 
vyrobit komplexní 3D díly přesně podle počítačového modelu. Jsou schopny spojit tekuté, 
práškové materiály a fólie do požadovaného produktu [9]. Z obrázků (obr. 6 a,b) je zřetelná 
výhoda možnosti dosažení přesné struktury s požadovanou pórovitostí. Ovlivnitelné jsou zde 
tvar, velikost, geometrie, orientace větvení a propojenost skeletu. Tím lze dosáhnout mnohem 
lepších mechanických vlastností prekurzorů než u pěn. U těch je totiž pevnost dána hlavně 
faktem, že převládající napětí v podpěrách pěnové struktury je ohybové, což je způsobeno 
jejich náhodnou orientací. V ideálním případě, kdyby podpěry byly namáhány pouze na 
vzpěr, byla by pevnost výrazně vyšší. Viz. např. struktura na obr. 7. 
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Obr .6 a). Vytvořená struktura pomocí RP [9]. 
 
 
Obr. 6 b). Struktura, kde je eliminováno ohybové napění 
podpěr v matrici na minimum [9]. 
 
 
2.3.2. Úprava mořského korálu, lidské kosti 
Spíše pro zajímavost zde uvedu další metodu, kterou je možno sice připravit 
plnohodnotný prekurzor pro kostní náhrady, ale dosažitelnost výchozího artiklu je podstatně 
omezujícím faktorem. Jedná se o použití určitých druhů mořských korálů, které svou 
strukturou velice připomínají spongiózní kost. Mohou tedy sloužit jako šablona pro výrobu 
porézní struktury. Navíc lze uskutečněním hydrotermální reakce uhličitan vápenatý, obsažený 
ve skeletu korálu, transformovat na HA za přítomnosti fosfátových iontů. Z hlediska 
morfologie ovšem záleží na vhodném druhu korálu. Je však zřejmé, že metoda je významně 
omezena množstvím a náročností získávání mořských korálů s vhodnou strukturou [14]. 
Komerčně se také využívá metoda výroby porézního HA z lidské spongiózní kosti 
odstraněním organických komponent při zachování její struktury. Takovýto materiál vykazuje 
excelentní osteokonduktivitu [14]. 
Keramické materiály se strukturou dřeva mohou být vyráběny pyrolýzou dřeva 
v redukční atmosféře a infiltrováním vysoce porézní zbytkové karbonové sítě keramickým 
prekurzorem nebo solem. Po výpalu keramika vykazuje strukturu šablony (dřeva)[2]. 
 
V tkáňovém inženýrství se dále uplatňuje celá řada metod výroby kompozitních 
materiálů. Např. Elektroforetickým nanášením je možno povlakovat keramickou vrstvou 
různě připravené vzorky [15]. Jak již bylo zmíněno výše, biodegradační schopnost mají 
i různé syntetické polymery. Existuje několik technik, kterými jsou vyráběny polymerové 
pěnové materiály pro tkáňové inženýrství, nicméně které lze modifikovat přidáním 
keramického podílu. Tímto přístupem se snaží vědci spojit výhody polymerů a keramik (skel). 
Z pohledu keramických pěn použití polymerové matrice zlepší mechanické vlastnosti 
prekurzorů, naopak z pohledu polymerních matric přidání keramického podílu přináší 
zlepšení osteokonduktivity nebo dosažení bioaktivity, potažmo i dalších vlastností, žádoucích 
z hlediska vhodnosti použití v tkáňovém inženýrství. Mezi takovéto metody, které jsou 
považovány za konvenční patří například Gelcasting, Solvent castin, často v kombinaci 
s metodou Particle leaching, dále pak Thermally induced phase separation – TIPS nebo 
Microsphere sintering. Tyto všechny nebo jejich různé modifikace a kombinace dosahují 
dobrých výsledků na poli tkáňového inženýrství. Nejsou však zdaleka tak hojně využívány, 
jako výše popsané [5, 9]. Rozmanitost získaných prekurzorů je ukázána na příkladech (obr 7.) 
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Obr. 7a) Radiální řez trubkovité struktury, 
vyrobené pomocí TIPS z PLGA polymeru. 
(malé zvětšení) [16]. 
 
Obr. 7b) Mikrostruktura řezu z Obr. 7a), 
velké zvětšení [16]. 
 
Obr. 7c) Mikrostruktura mikrosférické 
matrice, připravené slinováním z PLGA [17]. 
 
Obr. 7d) Typická struktura, připravená 
metodou solvent casting a partical leaching 
[5]. 
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3. Mechanické chování a zkoušky mechanických vlastností 
Všude tam, kde je zapotřebí lehkých a přitom pevných konstrukcí nasazuje příroda jisté 
buněčné nebo síťované konstrukce. Jak se říká, příroda je mocná čarodějka a proto asi nikoho 
nepřekvapí, že tyto „ultra lehké konstrukce“ umí vytvořit velice efektivně (obr. 8). 
 
 
Obr. 8 Příklady přírodních materiálů s pórovitou, houbovitou či buněčnou strukturou: a) korek; 
b) balzové dřevo; c) houba; d) trabekulární kost; e) korál; f) sépiová kost; g) list duhovky; h) stonek rostliny 
[18]. 
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Člověk se snaží tyto struktury napodobovat pro dosažení podobných výsledků, 
ať už jde o různé příhradové a žebrované konstrukce z rozličných materiálů nebo 
voštinové a sendvičové struktury např. pro výplně křídel letadel.  
Podstata tkví v tom, že namáhány na vzpěr, přenesou nosníky nebo stěny konstrukcí 
mnohem větší zatížení než kdyby byly namáhány na ohyb nebo střih. Jak již bylo zmíněno, 
zde je hlavní problém našich pěnových materiálů, a sice že v důsledku náhodně uspořádané 
struktury (podpěry nerostou proti zatížení jako tomu je např. u kosti (obr. 9)) je převládající 
napětí jednotlivých podpěr ohybové, i když působíme na celek třeba jednoosým tlakem [10]. 
 
 
Obr. 9 Řez pažní kosti a ramenního kloubu [19]. 
 
Budeme-li se dále zabývat mechanickými vlastnostmi pěnových materiálů, je třeba se 
jednak zaměřit na chování materiálu jako celku, ale taky vzít do úvahy chování jednotlivých 
podpěr v mikrostruktuře při zatížení.  
Je již celkem dobře známo, jak se křehké pěnové materiály obecně chovají při 
zkouškách na jednoosý tah či tlak. U tahového namáhání je chování stejné jako u většiny 
křehkých materiálů jak je vidět z grafu na (obr. 10a). Takovýto vzhled křivky je sice spíš 
teoretický, nežli experimentálně ověřený, protože tahové zkoušky pěnových keramických 
materiálů jsou dosti obtížně proveditelné, aby výsledky byly relevantní. Nicméně si takovéto 
chování lze poměrně lehce představit [20]. 
Typický průběh křivky napětí-deformace s vyznačením třech základních oblastí při 
tlakovém namáhání pěnových struktur jakožto i jiných buněčných struktur je naznačen 
v grafu (obr. 10b). Nejdříve dojde k lineárně elastické deformaci s modulem E* (oblast I), 
odpovídající ohybu podpěr resp. hran nebo stěn buněk. Po jeho překročení nastává oblast tzv. 
plató napětí, kdy dochází k fluktuaci napětí kolem téměř konstantní hodnoty (oblast II), což je 
způsobeno postupným porušováním podpěr. Následuje třetí charakteristická fáze-densifikace, 
kdy prakticky všechny podpěry popraskají a plochy jimi předtím oddělené se opřou o sebe 
přímo (zhroucení konstrukce), kdy je vidět nárůst napětí na křivce napětí-deformace (oblast 
III), který ale už nevypovídá nic o chování pěnového skeletu [10,13]. Chceme-li nějakým 
způsobem popsat chování materiálu v oblasti, kdy je průměrné napětí přibližně konstantní - 
oblast plató napětí - je třeba se zaměřit na strukturu. Gibsnová a Ashby vyvinuli všeobecný 
model pro vysvětlení porušování křehkých buněčných materiálů (pěn a voštin) [13]. Struktura 
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těchto materiálů se dá chápat jako pole pospojovaných buněk, ohraničených podpěrami 
(stěnami) a vyplněných tekutinou (obr. 11). Podle modelu Gibsnové a Ashbyho (GA) je 
takováto skutečná struktura nahrazena polem pospojovaných idealizovaných buněk (Obr. 12) 
[10]. 
 
a)  b) 
 
Obr. 10 Schématické znázornění křivek závislosti napětí na deformaci pěnových keramických materiálů: a) pro 
namáhání tahem, kdy po lineární elastické deformaci dojde ke křehkému porušení; b) pro namáhání tlakem, kde 
jsou patrné tři stádia. I – lineárně plastická oblast, II - plató napětí, III- oblast densifikace po kolapsu pěnové 
konstrukce. Přechod z I do II je charakterizován kritickým napětím (maximum na křivce lineární deformace), 
zatímco hranice mezi II a III je jen orientační. 
 
Obr. 11 Ukázka typické buněčné struktury. 
Topologie struktury způsobí ohybové namáhání hran 
buněk při zatížení [7]. 
 
Obr. 12 Idealizovaná buňka otevřené pěnové struktury 
[10]. 
 
Na takto navrhnuté ideální buňce je možno dále simulovat různé mechanismy porušení pro 
různé materiály, kupříkladu zahrnující elastickou či plastickou deformaci, pokud se materiál 
takto chová.  
Vzdálené zatížení vyvolá sílu na hranu buňky, způsobující její ohyb [10], (obr. 13) V oblasti 
lineárně elastické deformace je vztah pro modul pružnosti podle GA modelu: 
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kde ES je modul pružnosti materiálu tvořícího pěnu, poměr E*/ES je relativní modul pružnosti. 
C1 je konstanta úměrnosti blízká 1 [10], ρ* je hustota pěny, ρ* je hustota materiálu, ze kterého 
je pěna vyrobena. U křehkých pěnových materiálů dojde po překonání kritického ohybového 
momentu ke křehkému porušení (obr. 14). Předpokládaný kritický ohybový moment je: 
Mf = σfs3/4, kde σfs představuje modul pevnosti pěnového materiálu v ohybu.[10]  
 
 
 
 
Obr. 13 Model deformace hran idealizované buňky 
při zatížení[10] 
 
 
Obr. 14 Model křehkého porušení idealizované buňky při 
překročení kritického napětí. Mechanismus typický pro 
keramické materiály[10] 
 
GA model dále dává vztah pro napětí při křehkém porušení: 
 
n
sfs
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kde *ρ / sρ  je relativní hustota (celková hustota tělesa podělená hustotou pevné fáze), 
∗
crσ / fsσ  je relativní pevnost (pevnost porézního materiálu podělená pevností pevné fáze) , C2 
je konstanta úměrnosti závisející na tvaru pórů. Na základě experimentu a také numerického 
modelování byla její hodnota stanovena přibližně 0,3 [10]. Exponent n je konstanta, závislá na 
geometrii a rozložení pórů. Dle GA modelu pro otevřenou homogenní strukturu, založeném 
na křehkém kolapsu buňky při kritické hodnotě napětí má konstanta n hodnotu 1,5 [13]. 
Vypočtené hodnoty pomocí GA vztahu se skutečně velice přibližují experimentálně 
stanoveným v buněčných strukturách, jako pěny a voštiny, u málo hustých materiálů. Vliv 
velikosti buněk na praskání nebo drolení pěnového materiálu je založen na porušování 
nejmenších a nejslabších buněk struktury [13]. U materiálů s velmi vysokou pórovitostí se 
proto teoretické hodnoty od experimentálních poměrně značně odchylují. To je dáno dále tím, 
že skutečná pevnost je velice silně závislá na přítomnosti mikrostrukturních vad jako jsou 
mikropóry mezi zrny materiálu a dutiny v podpěrách, popř. praskliny vzniklé při výrobě viz. 
výše [10,13]. Navíc má skutečná struktura oproti GA modelu nepravidelnou strukturu. 
Vyneseme-li závislost pevnost v tlaku-relativní hustota do grafu, můžeme najít exponent n, 
jež po dosazení do (2) bude dávat hodnoty lépe odpovídající danému konkrétnímu materiálu 
než vztah podle GA [13]. 
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Při tahovém namáhání probíhá porušení celulárních struktur zcela jiným mechanismem 
než při tlaku [21]. Tahové zatížení vyvolá ve struktuře soubor diskrétních sil a momentů, 
působících na jednotlivé podpěry. Porušení probíhá postupným šířením jediné trhliny, která se 
postupuje diskrétně. Po lomu trámečků se vždy rozšíří o vzdálenost, která se rovná velikosti 
jedné buňky (Obr. 15). Nicméně tento model může být nahrazen lineárně-elastickým 
kontinuem, podobně jako – v mnohem menším měřítku – takto nahrazujeme atomovou 
strukturu materiálu [21]. Z tohoto předpokladu byla určena rovnice pro určování lomové 
houževnatosti pěnových materiálů ve tvaru: 
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kde C3 je konstanta úměrnosti a l je délka trámečků buněk. 
 
3.1. Metody zkoušení 
Určování mechanických vlastností pěnových keramických struktur pomocí modelů 
popřípadě kombinací modelu a empirie není jednoduchým úkolem. Nejinak tomu je 
u mechanických zkoušek. Komplikace při zkoušení vyvstávají ze snadného drolení pěny, kdy 
dochází k poškození vzorku ve zkušebním stroji v místě opření/upnutí a tím k místní 
koncentraci napětí. Roli zde hraje taky rovnoměrnost rozložení struktury (podpěr). Pro měření 
jsou používány podobné metody jako pro měření hutných materiálů. Určují se především 
pevnost v tlaku, Youngův modul pružnosti a lomová houževnatost. Pro jiné než bioaplikace 
dále tepelná roztažnost, odolnost proti teplotním šokům a propustnost [10]. Pro určování 
mechanických vlastností pěnových materiálů jsou důležité hodnoty těchto vlastností pro 
výchozí materiál pěny. Výsledná mechanická vlastnost pěny je pak ponejvíce ovlivněna její 
porézností nebo relativní hustotou. Dále pak morfologií a poruchami v mikro- 
i makrostruktuře [10,22]. 
 
3.1.1. Tlaková zkouška 
Tlaková zkouška je zřejmě nejpoužívanější zkouškou pro porovnání mechanických 
vlastností pěnových materiálů, zejména pak pro křehké pěnové keramické struktury. Provádí 
se běžně na universálních zkušebních strojích.[22- 24]. Aby byly výsledky zkoušky na tlak 
relevantní, testované vzorky bývají opatřeny pryžovými podložkami na stranách, které přijdou 
do styku se zkušebním strojem, aby se tak zrovnoměrnilo rozložení aplikovaného zatížení při 
testu [12, 25]. Dále je nutné dbát na to, aby plochy vzorku vkládaného do zkušebního zařízení 
byly planparalelní a uložení vůči zatížení přesně v ose. I mírné nepřesnosti totiž způsobují 
značnou koncentraci napětí a lokální zborcení struktury, což vede dále ke střihu a tím 
podceňování pevnosti i Youngova modulu [4]. Pevnost v tlaku se spočítá z průřezu vzorku 
a maximální hodnoty zatížení [12]. Modul pružnosti se zjistí z počátečního sklonu křivky 
(lineární část) [8]. 
Při testu získaná křivka napětí – deformace ukazuje tři zřetelné oblasti, klasické pro 
různé pěnové struktury (obr. 10b), pakliže jde o polymerové nebo kovové materiály. 
U křehkých keramických struktur se však III. oblast nevyskytuje [24]. Na příkladu zkoušky 
provedené na vzorku z HA pěnové struktury (obr. 16) je vidět pro křivky A i B absence stádia 
densifikace. Ani přítomnost plató zde není zcela zřejmá, pouze jakýsi náznak. Křivka C 
odpovídá HA pěně, ale impregnované hybridním poly-merovým povlakem [8]. Polymer-
keramický kompozit již vykazuje III. stádium, stádium densifikace. Pro názornost je ukázáno 
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na obrázku (obr. 17), jak se křehký pěnový vzorek pod zatížením postupně rozpadne, doslova 
rozdrolí a densifikace zde očividně nenastává. 
Mechanické vlastnosti závisejí především na struktuře pěny. Hlavním faktorem 
ovlivňujícím hodnoty pevnosti je pórovitost (udávaná v procentech), popř. relativní hustota, 
což je objem pěny podělený objemem pevné fáze. Pórovitost je však faktor nastavený podle 
potřeb použití, tím je její hodnota daná a nemůžeme její změnou ovlivňovat pevnostní 
vlastnosti. Jistou cestou je proto struktura – její morfologie a vady na makro i mikro úrovni. 
Její zkoumání a zdokonalování muže přinést zlepšení mechanických vlastností stejně tak, jako 
volba vhodných materiálů [12]. 
 
 
 
Obr. 15 Mechanismus šíření trhliny křehkou 
otevřenou buněčnou strukturou [21]. 
Obr. 16 Křivka napětí – stlačení HA porézní pěnové struktury- 
A, B bez, C s hybrydním polymerovým povlakem vzorku. 
Porezita nepovlakovaných HA vzorků-A 86%, B 83% 
a povlakovaného vzorku C 83 %.Křivky A, B vykazují 
katastrofické porušení, zatímco křivka C vykazuje před 
porušením oblast densifikace [8]. 
 
Důležitou charakteristikou buněčných materiálů je schopnost pojmout značné množství 
energie při stlačování, což je vlastnost přirozená pro buněčné struktury [24]. Množství 
absorbované energie W je definováno jako energie potřebná pro deformaci vzorku a odpovídá 
ploše pod křivkou napětí-deformace pro danou deformaci (ε). Matematické vyjádření je 
následující [8]: 
∫=
ε
εεσε
0
** )()( dW ,  (4) 
 
kde σ je napětí a ε* je stlačení vzorku. 
 
3.1.2. Méně používané metody 
Dalším typem zkoušky, který se na křehké pěny aplikuje, ovšem v porovnání s tlakovou 
zkouškou jen zřídka, je zkouška ohybem. I tato probíhá obdobně jako u hutných materiálů 
s ohledem na to, že se musí předejít zamačkávání válečků do struktury pěny. K tomu se opět 
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používají pryžové podložky mezi vzorkem a oporou a navíc se přímo pod zatěžovací válečky 
vkládá tenká skleněná destička [26]. Vyskytují se jak tříbodový tak čtyřbodový ohyb. 
Pro porovnání mechanických vlastností pěnových struktur se často používá hodnota 
lomové houževnatosti. Ta se, dle dostupných informací, určuje stejným výpočtem jako 
u klasických homogenních materiálů. Vzorek musí mít tvar hranolu a musí být opatřen 
rovinným vrubem, popř. bez vrubu [27-28]. 
 
 
Obr. 17 Různá stádia porušení keramického pěnového vzorku při tlakovém namáhání [24]. 
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4. Použití 
Porézní struktury mohou být z rozličných materiálů, zahrnující široké spektrum použití. 
Materiály jsou kovy, plasty, keramika, sklo atd. Polymerové a skleněné pěny se používají 
např. na tepelnou izolaci, polymerové navíc v balicím průmyslu. Uzavřené polymerové 
struktury na plovoucí konstrukce [24]. Kovové a polymerové pěnové materiály mají 
významný potenciál, mezi jinými, v automobilovém a leteckém průmyslu, kde se využívá 
jejich výrazné vlastnosti, a sice schopnosti pohlcování energie a tlumení rázů [29]. 
Pěnové keramické materiály skýtají mnoho výhod. Díky jejich velkému povrchu, 
vysoké propustnosti, malé hustotě, nízké tepelné vodivosti a vysoké teplotě tání se 
s úspěchem používají pro různé vysokoteplotní aplikace pro transport tekutin, např. jako 
nosiče katalyzátorů, filtry pro roztavený kov či horké plyny. Dále pro systémy tepelné izolace, 
tepelné výměníky apod. [10,24]. Nové aplikace se nacházejí v kosmickém výzkumu, 
elektronice, na poli snižování znečišťování a další. [11, 22].  
Samostatná oblast využití keramických porézních struktur je při jejich výrobě z různých 
biomateriálů především v tkáňovém kostním inženýrství. Díky svým vlastnostem - výborná 
osteokonduktivita, bioaktivita, biodegradabilita, možnost nesení léčiv apod. - otevírají zcela 
nové možnosti v rekonstrukcích a léčbě velkých kostních poranění nebo hnisavých či 
chronických nemocí kostí a to např. v ortopedické a dentální chirurgii [30]. Pro tyto aplikace 
se již daří vyrobit tvarově odpovídající náhrady spongiózních kostí. I morfologie kostí je však 
odlišná na různých místech lidského těla. Tomu odpovídá řada metod a jejich modifikací, jenž 
poskytují prekurzory s požadovanou morfologií pro dané použití.  
Polymerové matrice jsou použitelné i v inženýrství měkkých tkání [16]. Ve stejném 
oboru se používají i hutné materiály pro napomáhání hojení a zrychlení regenerace kostí. 
Plně mechanicky kompetentní však náhrady nejsou, což značně limituje jejich použití, 
především v mechanicky namáhaných aplikacích. Ale i v této oblasti se bioaktivní materiály 
s úspěchem využívají. Především pro povlakování umělých implantátů z kovů, keramik 
a polymerů. Propůjčují jim tak svou bioaktivitu alespoň na povrchu, což značně urychluje 
rekonvalescenci operovaného místa. Bioaktivními materiály (např. HA, Bioglass®) se 
povlakují jak totální endoprotézy, tak různé zpevňovací šrouby a čepy a výztuže apod. [1,25]. 
Počátky aplikací bioaktivních materiálů jsou však v jejich hutné formě, což samozřejmě 
platí i dnes. Pro výplně různých dutin v kostech a umožnění jejich hojení se používá např. 
kalcium fosfátový cement (CPC) [1, 22]. 
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5. Závěr 
Bioaktivní materiály obecně, skýtají velký potenciál v léčbě lidských tkání. Unikátní 
vlastnosti jako schopnost pojit se s živou tkání prostřednictvím pevné vazby a poskytovat 
oporu a výživu pro buněčný růst jsou jistě velice přínosné. Možnost léčby se dále zvyšuje, 
pokud biomateriál nese jako svou součást léky, které poté postupně v lidském těle uvolňuje. 
Přes tyto nesporné přínosy pro pacienty, jejich použití je zatím omezené a jejich masové 
rozšíření ještě nějakou dobu zřejmě potrvá. Tato oblast materiálů totiž zažívá skutečně velký 
rozmach až v posledních letech a lze hovořit spíše o stádiu vývoje a testování. Nadruhou 
stranu existuje již řada společností, které již uvedly některé výrobky na trh ke komerčnímu 
využití.  
Pěnové keramické bioaktivní materiály se nabízejí ku použití hlavně při náhradách, 
resp. hojení kostních tkání, resp. spongiózní kosti, díky jejich fyziologické podobnosti 
s lidskou kostí. Možnost dosažení potřebné morfologie, výborná osteokonduktivita, 
biokompatibilita, schopnost pojit se s lidskou tkání (tedy srůstat přímo s živým organismem), 
podpora buněčného růstu a v neposlední řadě možnost výroby potřebného množství dělají 
z těchto keramických pěnových matric vskutku výjimečné náhrady. V některých směrech 
dokonce předčí lidskou kost. Samozřejmě ne kvalitativně, ale pokud se pro léčbu používá 
vlastní kost, je tento přístup svázán s celou řadou problémů. Hlavně je zde problém 
kvantitativní a při dárcovství nastává problém s imunitní rekcí organismu na cizí bílkoviny. 
Oba tyto jsou velice významné. Snad jediné, zato však velice významné omezení 
keramických biopěn je v jejich špatných mechanických vlastnostech. 
Hodnoty tlakové pevnosti spongiózní kosti jsou v rozsahu (0,2÷4,0) MPa při relativní 
pórovitosti ~90% [4]. Pevnost prekurzoru vyrobeného z 45S5 Bioglass®, připraveného 
replikační technikou byla naměřena (0,3÷0,4) Mpa, při stejné pórovitosti [4]. Porézní HA 
vyrobený stejnou technikou vykazoval pevnost velmi podobnou, (0,21÷0,41) MPa, ale při 
nižších hodnotách pórovitosti (86÷82)% [5]. Pórovitost je přitom vlastnost nejvýznamněji 
ovlivňující pevnost. Dokonce tak významně, že podle jiného zdroje klesla pevnost pěny, 
připravené rovněž replikační technikou, z 0,29 na 0,03 Mpa při zvýšení pórovitosti z 69 na 
86% [4]. Vypěňovací technikou připravená pěna z 70S30C Bioglass® vykazovala v rozsahu 
pórovitostí (70÷95) % tlakovou pevnost (5,0÷2,5) MPa [4]. Tato vyšší pevnost je však 
dosažena na úkor kvality struktury, jenž je pouze částečně otevřená. Nevyhovuje tedy zcela 
požadavku na vysokou interkonektivitu pórů, která je nutná pro buněčný růst a dopravu 
výživy. Zde se ukazuje nesnadnost srovnávání vlastností celé škály vyrobených struktur 
různými metodami. Zaprvé dostupná experimentální data tlakové pevnosti jsou značně 
limitována [12]. Zadruhé není lehké jednotlivé prekurzory přímo srovnávat, protože každá 
metoda má své pro a proti a výhodnost použití toho či jiného pěnového skeletu je třeba dát do 
širších souvislostí. Je třeba brát v potaz především hledisko medicínské a hledisko 
mechanické kompetence. Pro podrobné srovnání jednotlivých prekurzorů z různých úhlů 
pohledu by bylo třeba rozsáhlejší studie, a není to předmětem této práce. 
Lze však zkonstatovat, že obecně lepších vlastností než keramické pěny vykazují 
některé kompozity. Např. pěna z Al2O3 vyrobená replikační metodou povlakovaná pro 
dosažení bioaktivity kalciumfosfátem dosahuje pevnosti v tlaku téměř odpovídají pevnosti 
spongiózní kosti [7]. Také biodegradovatelné polymery v kombinaci s bioaktivními skly 
a sklokeramikami tvoří celou škálu kompozitů [5, 22]. Pevnostní vlastnosti jsou také lepší 
u krystalických materiálů než u amorfních fází [4, 22].  
Třebaže byly publikovány články informující o přípravě bioaktivního keramického 
pěnového skeletu např. z Al2O3, povlakovaného kalciumfosfátem, dosahujícího výrazně 
lepších výsledků na poli mechanického chování než jiné, srovnatelné prekurzory, [7] nebo 
dokonce pěnových prekurzorů majících pevnost v tlaku podobnou jako spongiózní kost 
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[4, 25], žádný z těchto materiálů nemůže být použit v místě s vysokým zatížením, protože 
jejich lomová houževnatost je nižší a modul pružnosti vyšší než mechanické charakteristiky 
kortikálních kostí [2,5-6]. 
Experimenty in vivo však již ukázaly značný vzrůst hodnot tlakové pevnosti, způsobený 
vrůstáním tkáně u HA prekurzorů [4]. Vypěstované buňky na porézní matrici a vytvářející se 
nová tkáň in vitro tvoří biokompozit, jež postupem času významně zvyšuje pevnost. Není 
proto možná nezbytně nutné, aby měl prekurzor stejné mechanické vlastnosti jako samotná 
kost, ale ty se budou postupně zlepšovat in vitro nebo/a in vivo. Pro manipulaci v tkáňovém 
inženýrství je nicméně nezbytné, aby matrice vykazovala dostatečnou lomovou houževnatost, 
aby s ní mohlo být dobře manipulováno. Nemáme spolehlivé hodnoty lomové houževnatosti 
pro spongiózní kost, ale předpokládá se, že součastné pěny jsou křehčí než spongiózní kost 
[4].  
Díky množství výhod a jedinečným vlastnostem se dá předpovídat vskutku velký 
význam těchto materiálů pro pacienty s rozsáhlejšími zraněními nebo nemocemi kostí. Za 
tímto účelem musí být omezení, způsobená nedostačujícími mechanickými vlastnostmi, 
překonána. Lze vysledovat trend neustálého zlepšování vlastností těchto materiálů 
v posledních letech, což dává příslib do budoucna na jejich další zlepšování. 
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